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1) Seznamte se s problematikou různých druhů rušení a artefaktů v signálu elektroencefalogramu
(EEG). 2) Proveďte literární rešerši v oblasti filtrace EEG. Zaměřte se na lineární i nelineární druhy
filtrace. 3) Na základě rešerše vyberte teoreticky nejvhodnější přístup k filtraci signálu EEG. Výběr
ověřte na vybraných reálných záznamech. 4) Realizujte v prostředí MATLAB Vámi zvolený přístup ke
zpracování poskytnutých signálů. 5) Realizovaný software ověřte na sadě záznamů dostupných na
UBMI. Vypracujte studii shrnující výsledky práce.
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ABSTRAKT
Práce je zaměřena na základy elektroencefalografie, způsob měření elektroencefalogra-
fických signálů, jejich zpracování a především filtrace. Je popsáno základní mezinárodní
zapojení pro standardizované měření EEG signálů ze skalpu hlavy. Závěr teoretické části
je věnován nejčastějším druhům filtrů pro odstranění nejčastějšího druhu rušení. Prak-
tická část se zabývá otestováním dvou navržených metod založené na adaptivní filtraci
referenčních EOG signálů pomocí algoritmu LMS. Dále jsou v práci uvedeny dva testy fil-
trací a jejich praktické ověření na získaných datech dobrovolníků. Závěrem je provedeno
zhodnocení úspěšnosti metod.
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ABSTRACT
This work describes basics of electroencephalography, measuring methods of electroen-
cephalographic signals, their processing and especially their filtration. The most basic
normalised international system for measuring EEG from the scalp is described. The end
of theoretical part is dedicated to the most frequent artifacts. The practical part deals
with testing two methods based on adaptive filtration of reference EOG signals using the
LMS algorithm. Further in the paper are presented tests of before mentioned methods
and their verification in practice on gathered signals from volunteers. At the conclusion
there is an evaluation of the methods used.
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ÚVOD
Lidský mozek je nejkomplexnější organická hmota se kterou se lidstvo doposud se-
tkalo a je tak přirozeně předmětem nejrůznějšího vědeckého bádání. Jednou z nein-
vasivních metod zisku informace o změnách elektrického potenciálu mozkové kůry
je elektroencefalografie (EEG). Časový průběh a tvar vln EEG signálu poskytuje
klinicky cenná data o elektrické aktivitě mozku. Protože při neinvasivním měření
lze jen obtížně získat čistý EEG signál, je potřeba vhodným způsobem odstranit
nežádoucí složky signálu z okolí, které k analýze a následné diagnostice nikterak ne-
přispívají, ba navíc představují překážku. Jejich odstranění je možné díky filtračním
systémům.
Tato práce se věnuje oblasti elektroencefalografie, cílem je představit základy
EEG signálu, jeho zdroje, záznam a zpracování, zejména pak v souvislosti s artefakty
a rušeními v EEG a metodami jejich efektivního odstraňování. První část [kapitola
1] popisuje zdroje a rušení signálu. Druhá část [kapitola 2] se zaměřuje na měření
a záznam se zaměřením na zesilovače a filtry. Předmětem další části [kapitola 3]
jsou samotné druhy filtrace se zaměřením na filtrace očních artefaktů. Následně
byly na základě rešerše v prostředí MATLAB navrženy a implementovány korekční
algoritmy pro filtraci EEG pomocí referenčních signálů [kapitola 4] a dále jejich
schopnost filtrace ohodnocena.
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1 ZÁKLADY POPISU SIGNÁLU EEG
Časový průběh a tvar vln EEG signálu poskytuje klinicky cenná data o elektrické
aktivitě mozku. K umožnění dostatečně efektivní vizuální interpretaci bylo potřeba
vyvinout metody detekce a objektivní kvantifikace. Odstranění šumu a artefaktů
je důležitá disciplína vedoucí k efektivnímu zpracování signálu a následné spoleh-
livé analýze. Extrakce relevantních charakteristických vlastností potom k vytvoření
systému schopného klasifikace EEG. Klinická interpretace EEG se postupem času
stala samostatnou disciplinou. Vyhodnocující má za úkol vyvodit závěry na základě
frekvence, amplitudy, morfologie a prostorové distribuce signálů.
Fundamentální otázkou zůstává, zda by se mělo na EEG pohlížet jako na determi-
nistický či stochastický signál a jak by se mělo postupovat z hlediska jeho zpracování.
V současné době lze pouze určit do jaké míry je daný typ EEG signálu determinis-
tický, např. epileptické EEG je méně stochastické, než EEG zdravého jedince a lze
zde nalézt rysy chaotického deterministického procesu, který charakterizuje výstup
nelineárního dynamického systému. Avšak charakteristika deterministického procesu
by musela být natolik komplexní, že by její výsledek nebyl jednoduše rozeznatelný
od signálu stochastického. Z těchto důvodů lze konstatovat, že stochastický popis
stejně vhodný jako deterministický [1].
1.1 Vznik a zdroje signálu
1.1.1 Nervová soustava
Nervová soustava je částí těla, která slouží k zachycení a zpracování podnětů půso-
bících na organismus a k zajištění odpovídající reakce. Základní funkční jednotkou
nervové soustavy je speciální typ buňky neuron. Z hlediska své funkce se zařazuje
mezi buňky vzrušivé, tj. takové, které po podnětu vytvoří vzruch nazývaný akční na-
pětí. Vznik akčního napětí je způsobeno dostatečnou depolarizací membrány buňky.
Klidové membránové napětí neuronu je obvykle okolo – 70 mV, kdy uvnitř neuronu
je záporný potenciál. Lokálním snížením tohoto napětí mezi vnitřním prostředím
buňky a vnějším prostředím způsobí fyziologické děje, které zapříčiní změnu pola-
rity membránového napětí až na 40 mV, které se nazývá akční napětí. Toto napětí
se šíří na membráně od místa vzniku [2].
Typický neuron se skládá z těla (soma) a výběžků dvou druhů, pomocí kterých je
umožněn dostatečně rychlý a precizní přenos elektrických impulsů ostatním buňkám:
dendritů a již zmíněných axonů. Dentritů může vycházet ze somy až několik tisíc,
každý dentrit přináší signál od jiného neuronu. Axon je nejdelší výběžek, většinou jen
jeden, a přenáší výstupní signál neuronu směrem k různým částem nervové soustavy.
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Délka axonu je v rozsahu od 1 mm až přes 1 m. Dentrity jsou zřídkakdy delší
než 2 mm [3].
Jednotlivé neurony jsou propojeny do složité prostorové sítě. Přenos informace
mezi nimi nastává v synapsích. Synapse jsou spojení konce axonu s dalším neuronem.
Základním typem je synapse chemická, u které je přenos signálu zprostředkován di-
fuzním přesunem molekul neurotransmiteru z presynaptického neuronu navázáním
na odpovídající receptor postsynaptického neuronu. Tento chemický signál je opět
převeden na elektrický. Dále je prováděna sumace těchto lokálních synaptických po-
tenciálů. Amplituda sumačního signálu je dána celkovým množstvím a jejich opako-
váním v čase. Nevyskytují-li signály dostatečně často, amplituda sumačního signálu
postupně klesá. Pro vznik akčního napětí neuronu musí být amplituda sumačního
signálu dostatečně veliká. Ne všechny neurony však přispívají k excitaci postsy-
naptického neuronu. Kromě excitačních signálů zvyšující sumační signál existují i
signály inhibiční, které sumační signál snižují [3], [4].
1.1.2 Mozková kůra
Jednou z nejduležitější částí CNS je je mozková kůra (kortex). Jednotlivé regiony
kůry jsou zodpovědné pro správné fungování funkcí jako např. hmat, učení, pohyb,
řeč nebo vidění. Je to nejzevnější část koncového mozku dosahující šířky 2 až 3 mm.
Členitá stavba kůry je vícenásobně přehnuta za účelem co největšího funkčního
povrchu dosahujícího až 2,5 m2. Skládá se z levé a pravé části zvané hemisféry
oddělených centrální rýhou.
Elektrická aktivita mozkové kůry je většinou nazývána jako rytmy, protože mě-
řené signály se vyznačují svým repetativním oscilujícím chováním. Společná aktivita
neuronů mozkové kůry je natolik silná, že vytvořené elektrické pole lze efektivně mě-
řit i na povrchu hlavy. Elektrické pole je primárně vytvářeno proudy, které tečou
při synaptické excitaci dendritů excitačními postsynaptickými potenciály [1].
Různorodost EEG rytmů je obrovská a závisí mimojiné na mentálním stavu mě-
řeného subjektu jako je bdělost, fáze spánku apod. Na obrázku 2.1 je ukázka různých
EEG rytmů pozorovaných při různých stavech. Rytmy jsou obecně charakterizovány
jejich relativní amplitudou a rozsahem frekvencí.
Amplituda je závislá na míře synchronizace, se kterou neurony kortexu inter-
agují. Synchronní excitace skupin neuronů produkuje na skalpu signál o vysoké
amplitudě, jelikož se signály z jednotlivých neuronů vzájemnou součinností sumují
v závislosti na čase. Opakování těchto synchronních excitací produkuje rytmický
EEG signál složený s vysoko-amplitudových vln vyskytujících se s určitou opakující
se mírou. Asynchronní excitace na druhou stranu má za následek nepravidelně vypa-
dající EEG s nízkou amplitudou signálu. Vzhledem k různé časové distribuci aktivace
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může stejný počet neuronů obou typů excitace vyvolat signály s různou amplitudou.
Frekvence nebo také míra oscilace EEG rytmu je s převážně dána neurony mozku,
které jsou schopny udávat tempo. Vysokofrekvenční rytmy s nízkou amplitudou jsou
spojeny s bdělostí, zatímco nízkofrekvenční rytmy s vysokou amplitudou s ospalostí,
či fází spánku, kdy se nezdají sny [5].
Obr. 1.1: Elektroencefalografické rytmy pozorované během různých stavů bělosti: (a)
nadšený, (b) vklidu, (c) ospalý, (d) lehký spánek a (e) hluboký spánek, (převzato
z [6])
1.1.3 EEG rytmy a vlny
Signály naměřené na skalpu obecně mají amplitudy v rozmezí od jednotek mikro-
voltů až do zhruba 100 𝜇V a frekvence pohybujicí se od 0,5 do 30 – 40 Hz. EEG
rytmy se obecně dělí do pěti různých specifických frekvenčních pásem. Interpretace
těchto pásem závisí na věku, stavu vědomí, medikaci a podmínek za jakých bylo
měření prováděno [1].
Delta rytmus, < 4 Hz má velkou amplitudu až 200 𝜇V a je typicky přítomen
při hlubokém spánku. U bdělého dospělého s delta rytmem je výskyt patologický a
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svědčí o poškození mozku. U kojenců je v bdělém stavu běžná [7].
Theta rytmus, 4 – 7 Hz se vyskytuje při ospalosti, usínání, meditaci a někte-
rých fázích spánku. Má amplitudu do 150 𝜇V. Patologický je stav, kdy je amplituda
alespoň dvakrát vyšší než alfa rytmus. Pojí se s fantazií, živými vzpomínkami, ob-
raznou představivostí. U malých dětí se vykytuje pravidelně [7].
Alfa rytmus, 8 – 13 Hz je dobře patrný u zdravých subjektů, kteří jsou
v klidu, bdělí a mají zavřené oči. Při usínání, mentální činností, emoční tenzí či
ospalosti mizí. Amplituda alfa rytmu je nejvyšší na zadní části hlavy, kde dosahuje
až 50 𝜇V. U osob slepých už od narození není alfa aktivita vytvořena [7].
Beta rytmus, 14 – 30 Hz, jedná se o rychlý rytmus s nízkou amplitudou pod
30 𝜇V, spojen s aktivním kortexem a duševní činnosti či koncentrací. Obecně je
utlumen při pohybu či dotykem. Nejvíce je zřetelný nad frontálními laloky v přední
části skalpu a temeni hlavy [7].
Gama rytmus, > 30 Hz souvisí se stavem aktivního zpracování informace
kortexem za účelem kognitivní nebo motorické funkce. Mají amplitudu od 3 do 5 𝜇V
[7].
Přechodové vlny jsou charakteristické hroty a ostré vlny vyčnívají v EEG
s nepravidelností a nepředvídatelně. Jejich přítomnost indikuje nesprávné chování
neuronů a je často přítomno u pacientů trpících epilepsií a dalších mozkových chorob.
Některé artefakty vyskytující se v normálním EEG mohou být občas zaměněny
s těmito patologickými jevy, nejčastěji se signálem srdce [1].
Obr. 1.2: Základní rytmy: (a) delta, (b) theta, (c) alfa, (d) beta, (převzato z [8])
12
1.2 Charakteristika rušení
Jeden z klíčových aspektů zpracování signálu je získaní znalostí o šumu a artefaktech
vyskytujících se v signálu za účelem co největšího potlačení jejich vlivu. Jedná se
o signály nepocházející z mozkové činnosti. Zpracování šumu je tak jednou z nejdů-
ležitějších disciplín analýzy pomocí výpočetní techniky biologických signálů. Rušení
v EEG může být jednak identifikováno jednoduchými algoritmy, zatímco jiné mohou
kopírovat mozkovou aktivitu do takové míry, že jejich rozpoznání je velice obtížné a
i to je jedním z důvodu proč se stále vyšetřuje klinicky [1].
Vhodné je rozlišovat původ šumu na technický a z pacienta. Vlivu technických
lze obecně zabránit např. snížením impedance elektrod a zkrácením jejich vedení,
měření v odstíněné místnosti apod. Artefakty a rušení biologického původem jsou fy-
ziologickým či patologickým důsledkem činnosti organismu a jejich vlivu se zabránit
nedá. Většina algoritmů je tedy určena pro redukci rušení z pacienta. Je potřeba po-
dotknout, že v signálu se samozřejmě mohou objevit různé typy artefaktů ve stejný
okamžik. Specifické typy artefaktů jsou častěji pozorovány během různých aktivit,
např. během spánku [1].
1.2.1 Artefakty a rušení biologického původu
Pohyby očí a mrkání
Pohyby očí produkují elektrickou aktivitu zachytitelnou elektrookulografií (EOG).
Má vzhledem k poloze dostatečnou velikost na to, aby bylo nejvýraznějším ruše-
ním viditelným v EEG. EOG kopíruje rozdíl potenciálů mezi rohovkou a sítnicí,
naměřené napětí je skoro odpovídající úhlu pohledu a jeho velikost primárně závisí
na blízkosti elektrody k oku a na směru, ve kterém se oko pohybuje. EOG artefakt
může být zaměněn s pomalou EEG aktivitou tj. theta a delta aktivity. Pohyby očí
nejsou přítomny nejen u bdění, ale i při specifické fázi spánku. Další častý artefakt
je způsoben mrkáním. Většinou produkuje více prudké změny v signálu, než pohyb
očního bulbu a tak tento artefakt obsahuje více vysokofrekvenčních složek [1].
Z hlediska zpracování artefaktů je žádoucí získat k EEG také čistý EOG signál,
který se dá získat pomocí dvou referenčních elektrod umístěných poblíž oka. Do-
stupnost těchto referenčních signálů je cenná, jelikož jsou korelovány s EOG a EEG
a dají se tak využít k výraznému omezení rušení [1].
Činnost svalů
Další známé artefakty produkuje elektrická aktivita stahujících se svalů. Signál se
dá získat pomocí elektromyografie (EMG). Artefakt je často nalézán, když subjekt
13
např. polyká, dělá grimasy, mračí se, kouše, mluví apod. Tvar EMG signálu přímo
závisí na míře svalové kontrakce od série nízko-amplitudových špiček až po signál,
který připomíná šum. Během relaxace a spánku je přítomnost svalových artefaktů
výrazně nižší, než při bdění [1].
Spektrální vlastnosti EMG signálu jsou z hlediska filtrace hůře odstranitelné,
protože se pásmo překrývá s beta aktivitou. Zároveň je také nemožné získat čistý
EMG signál, který by byl užitečný při anulování takovým způsobem jako u EOG
[1].
Činnost srdce
I když je amplituda elektrické srdeční aktivity (EKG) nízká ve srovnání s EEG (1 –
2 𝜇V), může do větší míry rušit EEG na některých místech hlavy. Celková konstituce
osoby také hraje vliv na úroveň artefaktů. Periodicita a do určité míry stálost srdeční
činnosti přispívá k odhalení jejich artefaktu v EEG. Problémy nastávají při určitých
srdečních arytmiích, které mohou být v čase proměnlivé nebo u kardiostimulátorů.
Špičky aktivity srdce mohou být špatně odhadnuty jako patologická aktivita mozku.
Podobně jako u EOG může být EKG snímáno společně s EEG k anulování artefaktu
[1].
Další biologické artefakty a rušení
Pulsové artefakty se vyskytují pouze v blízkosti tepny a jsou způsobené její pul-
zací. Periodicita pulsů je dána tepovou frekvencí srdce. Pocením mohou vzniknout
galvanické kožní artefakty nebo také snížení amplitudy signálu. Pohyb jazyka může
ovlivnit EEG, zvláště u pacientů s Parkinsonovou chorobou či jiným onemocněním
vyvolávajícím třes. Toto rušení je způsobeno rozdílem potenciálu mezi špičkou a
kořenem jazyka [7], [9].
1.2.2 Artefakty z elektrod a šum elektroniky
Zdrojem artefaktů mohou být poškozené elektrody či jinak špatný technický stav za-
řízení. Pohyb elektrod na rozhraní s kůží vyvolává artefakt zvaný popping elektrod.
Je způsoben změnou impedance rozhraní. Projevují se kolísáním signálu (změna
isolinie) s postupným návratem k původní hodnotě. Interferenční artefakty vzni-
kají činností napájecí sítě, mobilní sítě, zářivek a podobných zdrojů. Takto vzniklé
elektromagnetické pole se indukuje na vodičích elektrod a tak kontaminuje EEG,
proto je žádoucí je mít co nejvíce odstíněné nebo zdroje nežádoucích signálů ome-
zit. Artefakty mohou rovněž vzniknout díky nedokonalostem zesilovačů a převodem
analogového signálu na digitální AD převodníky [1].
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2 MĚŘENÍ A ZÁZNAM EEG
Pro měření EEG je potřeba systému složeného z elektrod a vodivého média pro vhodný
dotyk elektrod, dále pak z elektroniky zajišťující předzpracování signálů a to zejména
zesilovačů, analogově-digitálních převodníků a nakonec zařízení pro úschovu a zpra-
cování naměřených dat. Minimální konfigurace je možná s jednou aktivní elektrodou,
referenční elektrodou pro získání rozdílu potenciálu a třetí elektrodou zemnící pro
získání diferenčního napětí k potlačení společného signálu na aktivní a referenční
elektrodách (common mode rejection – CMR). Více-kanálové EEG se standardně
skládá od 19 až po 256 aktivních elektrod [10].
2.1 Elektrody
Elektrody pro měření EEG a jejich vlastnosti jsou kritické pro kvalitu a správný
zisk dat. Pro dobrý kontakt elektrody na skalpu se používá několik metod fixace.
Před aplikováním elektrod je doporučeno pokožku očistit pokožku od mastnot a
pokud možno i odstranit zrohovatělé vrstvy kůže za účelem co největšího snížení
přechodového odporu. Existuje mnoho typů skalpových elektrod, často s různými
charakteristikami. Nejčastěji jsou používány argentchloridové elektrody (Ag-AgCl)
[10].
Mezi základní vlastnosti elektrod související společně s materiálem, ze kterého
jsou vyrobeny, je elektrodová impedance. Impedance je fyzikální veličina, jejíž hod-
nota představuje míru složitosti průchodu elektrického proudu. Je dána odporem 𝑅,
induktivní reaktancí 𝑋𝐿 a kapacitní reaktancí 𝑋𝐶 dle vztahu 3.1. Vysoká impedance
může vést k distorzi signálů.
𝑍 =
√︁
𝑅2 + (𝑋𝐿 −𝑋𝐶)2 (2.1)
Pro zisk srovnatelné kvality signálu je potřeba aby všechny elektrody měly impedanci
co nejmenší a s co nejmenšími rozdíly, proto je vhodné před a po každém měření
impedanci elektrod změřit a aparaturu upravit [10].
2.2 Umístění elektrod
Klinické EEG je obyčejně zaznamenáváno standardizovaným mezinárodním 10-20
systémem pro umístění elektrod na skalpu. Při tomto zapojení je potřeba 21 elektrod
umístěných na povrchu skalpu na definovaných bodech. Hlava je rovnoměrně rozdě-
lena na části tak, aby bylo schopno zaznamenat všechny regiony mozku. Čísla 10 a
20 v procentech představují relativní vzdálenosti mezi elektrodami viz obrázek 3.1.
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Elektrody jsou značeny prvními písmeny podle jejich umístění: frontální, centrální,
temporalní (spánkové), parietální (temenní), okcipitální (týlní) a aurikulární (ušní).
Písmena jsou dále označena lichými čísly pro levou hemisféru a sudými pro pravou
hemisféru vzestupně směrem od střední linie, označení “z” pro elektrody umístěné
na střední linii [10], [11].
Obr. 2.1: Mezinárodní 10-20 systém pro klinické měření EEG, (převzato z [8])
V literatuře je zmíněno několik míst pro umístění referenčních elektrod. Refe-
renční body mohou být temeno hlavy (Cz), spojené uši (A1 a A2), spojené bradav-
kovité výběžky lebky (processus mastoideus), C7 bod, špička nosu a další. Spojením
referenčních elektrod z ušních lalůčků nebo mastoideů se omezí umělé zesílení signálu
z jedné z hemisfér. Nicméně neshodností impedancí těchto elektrod se může může
zamezit efektivní referenci na střední linii. Nejčastěji se používá zapojení referencí
na spojených ušních lalůčcích a temeni. Jako bod pro umístění elektrody značící
zem se pokud možno používá čelo nebo ucho, ale není výjimkou použít zápěstí nebo
nohu [10].
2.3 Režimy snímání
Mezi základní zapojení elektrod k diferenčním zesilovačům patří unipolární, bipo-
lární a zprůměrované režimy. Jejich zapojení jsou na obrázcích 3.2, 3.3 a 3.4. Při uni-
polárním zapojení je výsledný signál rozdílem aktivní a referenční elektrody. Při bi-
polárním zapojení se referenční elektrodu nevyužívá, místo toho je výstupní signál
rozdílem dvou aktivních elektrod. Pomocí zprůměrovaného režimu je výstupem roz-
díl mezi aktivní elektrodou a průměrem signálu ze všech elektrod [8].
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Obr. 2.2: Unipolární režim snímání, (částečně převzato z [12])
Obr. 2.3: Bipolární režim snímání, (částečně převzato z [12])
Obr. 2.4: Zprůměrovaný režim snímání, (částečně převzato z [12])
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2.4 Zesilovače a filtry
Získané signály musí být zesíleny z řádů mikrovoltů pro kompatibilitu se zařízeními
jako např. displeje, nahrávací zařízení a AD převodníky. Zesilovače musí splňovat
několik specifických kritérií. Mezi základní patří:
– monitorovaný biologický proces nesmí být ovlivněn zesilovačem,
– měl by co nejlépe potlačovat interferenční signály,
– neměl by signál nijak znehodnocovat,
– zesilovač by měl ochraňovat pacienta před nebezpečným elektrickým proudem,
– zesilovač by měl být navržen tak, aby ochránil sám sebe před nebezpečným
vstupním napětím např. při aplikaci defibrilátoru nebo elektro-chirurgickým
vybavením [10].
Vstupní signál do zesilovače se skládá z následujících pěti komponent: Žádoucí bi-
ologický signál, nežádoucí biosignál, interferenční signál z napájení frekvence 50/60 Hz
a jejich harmonických, interferenční signál generovaný na rozhraní pokožka/elektroda
a šum. Dobře navržený zesilovač potlačuje velkou část interferenčních signálů. Pro op-
timální následné zpracování signálu je potřeba, aby zesiloval 100 – 100.000 krát (větší
zesílení neznamená nejlepší, dále záleží na parametrech AD převodníku, úrovně
šumu) a potřebuje si zachovat co nejlepší poměr signál-šum (Signal to noise ratio
– SNR). Zesilovač musí mít vysoký diskriminační činitel (Common mode rejection
ratio – CMRR) alespoň 100 dB pro užitečné frekvence a vysokou vstupní impedanci
alespoň 100 MΩ z důvodu co největšího omezení šumu. CMRR je poměr zesílení
v diferenciálním módu zesilovače (výstupem je zesílený rozdíl napětí mezi aktivní
a referenční elektrodou – signál, který je žádoucí) proti zesílení v normálním módu
(rozdíl mezi stejným signálem) [10].
Speciální elektricky odstíněné místnosti značně redukují elektrické pozadí, zvláště
rušení síťové 50/60 Hz. Pro obyčejné klinické vyšetření tyto místnosti nejsou nut-
ností. Pro vědeckém bádání, kde je žádoucí každá nová informace se tyto místnosti
používají. Zdroje zesilovaču jsou baterie a signál je přenášen optickými kabely do PC
mimo stíněný prostor. Z tohoto důvodu jsou zapotřebí převodníky optického signálu
na elektrická a naopak. Potlačení síťového rušení jsou dále potlačeny s užitím dol-
ních propustí s mezní frekvencí pod 50/60 Hz nebo pásmové zádrže pro zachování i
vyšších frekvencí, ale nevýhodou je posun fází signálu [10].
Jsou-li použité počítače jako záznamové zařízení, kanály analogového signálu
jsou vzorkovány s fixním časovým intervalem (vzorkovací frekvence) a každý vzorek
je kvantován na digitální reprezentaci AD převodníkem a uložen na paměť počítače
k dalšímu zpracování. Rozlišení převodníku udává nejnižší možný zaznamenatelný
rozdíl v úrovních signálu. Doporučená maximální hodnota je 0,5 𝜇V. AD převodníky
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jsou běžně minimálně 8 bitové, většinou 12 bitové, takže dokáží rozlišit 122 (4.096)
hodnot úrovní. Vzorkovací frekvence musí být minimálně dvakrát větší, než maxi-
mální hodnota frekvence vyskytující se v signálu, která je předmětem zájmu, nej-
častěji od 100 do 256 Hz. [10].
Analogové (hardware) filtry musí být součástí zesilovací jednotky. Filtr typu
horní propust je potřeba pro omezení nízkofrekvenčních biosignálů, zejména driftu
zapříčiněného dýcháním. Mezní frekvence obvykle leží v intervalu 0,1-0,7 Hz. Pro za-
jištění shora omezeného pásma slouží filtr typu dolní propust s mezní frekvencí nej-
vyšší frekvence zájmu (od 40 Hz až po méně, než polovinu vzorkovací frekvence).
Tento filtr zamezí tzv. aliasingu. Aliasing je nežádoucí jev, který způsobuje zkres-
lení signálu vzorkováním. Jakmile jsou data uložena, může být zahájena digitální
filtrace. Je možné si vybrat z lineárních digitální filtrů (FIR, IIR) nebo nelineárních
filtračních metod. Výběr by měl odpovídat účelu zkoumání. Filtry s konečnou im-
pulzní charakteristikou (FIR) se používají, když se chce zamezit posunu fází signálu.
Filtry by měly být navrženy tak, aby užitečný signál ovlivňoval co nejméně [10].
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3 ZPRACOVÁNÍ RUŠENÍ A ARTEFAKTŮ EEG
Rozsah možností zpracování rušení EEG je od prostého označení až téměř do úplného
odstranění. Pro extrémní zarušení EMG signálem je hlavní alternativou právě pouhé
označení a vyloučení z kontroly za účelem zachovat data jak nejvíc to je možné
bez dalšího zkreslení klinicky požadované informace, zvláště pokud jsou pro analýzu
dostupné pouze krátké časové úseky [1].
Běžným postupem je však prvně odhadnout šum 𝑣(𝑛), jednak ze signálu měře-
ného na skalpu nebo z dostupných referenčních signálů a poté odhad odečíst z pozo-
rovaného signálu 𝑥(𝑛). Tímto lze usuzovat, že 𝑥(𝑛) je sumou mozkové aktivity 𝑠(𝑛)
a šumu 𝑣(𝑛),
𝑥(𝑛) = 𝑠(𝑛) + 𝑣(𝑛) (3.1)
Dává proto smysl odhadnout 𝑠(𝑛) pomocí rozdílu 𝑣(𝑛) od 𝑥(𝑛). Tento model je
využívan nejen u subtrakčních metod, ale i u redukci šumu pomocí lineárních filtrací
𝑥(𝑛) [1].
Velká popularita additivního modelu (4.1) je dána jeho jednoduchostí a velkou
škálou metod pro optimální odhad 𝑠(𝑛). Nicméně je vhodné podotknout, že tento
model nemusí být nutně nejlepším. Více vhodným může být model založen na sou-
činu užitečného signálu a šumu,
𝑥(𝑛) = 𝑠(𝑛)𝑣(𝑛) (3.2)
I když techniky pro oddělování multiplikativního šumu z 𝑠(𝑛) byly už vyvinuty
v 60. letech, v rámci zpracování EEG se dočkaly pouze okrajového zájmu [1].
Filtrace je metoda zpracování signálu, sloužící k potlačení složek ze směsi více
signálů a zvýraznění jiných. Filtrací se amplitudy a časové vztahy (vyjádřené počá-
tečními fázemi) harmonických komponent signálu pozmění. Tento jev je nejlépe vy-
stižen dvěma frekvenčními charakteristikami: amplitudovou a fázovou ve frekvenční
nebo-li spektrální oblasti. Amplitudová frekvenční charakteristika filtru udává o jaký
typ se jedná: dolní propust (propouštěny jsou nízké frekvence), horní propust a
pásmová propust či zádrž [13].
3.1 Lineární fitrace
Lineární, časově invariantní filtrace se nabízí k redukci EMG a síťové interference
50/60 Hz. Tyto techniky mírní vliv těchto rušení změnou spektra pozorovaného sig-
nálu potlačením jednotlivých frekvenčních složek. Aplikace je limitovaná, protože
spektra EEG a rušení se navzájem překrývají. Při analýze pomalejších EEG rytmů
je užitečná filtrace EMG dolní propustí. Tímto filtrem však dojde ke znehodnocení
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rychlých mozkových vln se strmými hranami. Rovněž shluk EMG špiček může být
utlumen do takové míry, že připomínají alfa nebo beta aktivitu. Různé typy neline-
árních filtrů byly navrhovány k omezení těchto nežádoucích jevů, ale k jejich velkému
rozšíření nedošlo. Redukce EMG signálu nadále zůstává nedořešeným problémem ve
zpracování EEG signálu, proto je důležité zaznamenat jejich výskyt a v signálu s
nimi počítat při interpretaci [1].
Potlačení 50/60 Hz síťového rušení je možné s lineárním, časově invariantním
filtrem typu pásmová zádrž. Nevhodně navržený filtr ale může do signálu zanést
nežádoucí aktivitu připomínající beta rytmus a může rovněž ovlivnit tvar epilepti-
formních špiček, zvláště u filtrů s nelineární fázovou charakteristikou.
3.1.1 FIR filtry
FIR (Finite Impulse Response) filtry se označují lineární filtry s konečnou impulsní
charakteristikou. Jsou plně definovány N hodnotami této charakteristiky. Jejich di-





kde ℎ jsou vzorky impulsní charakteristiky a 𝑁 je počet vzorků impulsní charakteris-
tiky. FIR filtry mají zpravidla nerekursivní strukturu, takže jsou absolutně stabilní.
V 𝑧 rovině jsou definovány pouze nulovými body, póly leží v počátku. Další před-
ností těchto filtrů je možnost lineární fázové charakteristiky pokud je jejich impulsní
charakteristika symetrická nebo antisymetrická [13].
3.1.2 IIR filtry
Pojmem IIR (Infinite Impulse Response) filtr je označen filtr s nekonečnou impulsní
charakteristikou. Tuto vlastnost zajistí pouze systém se zpětnými vazbami, takže
nutně musí být vždy rekurzivní. Jejich možnosti jsou obecně bohatší než u FIR filtrů,
protože obrazový přenos má jak nulové body, tak libovolně umístěné póly. Jejich další
výhodou je řádově menší náročnost výpočtu algoritmu než u FIR filtrů, avšak jejich
návrh je složitější a citlivý na nepřesnosti vznikající číslicovou realizací. Ke splnění
požadavku stability je potřeba, aby póly ležely uvnitř jednotkové kružnice. Špatným
návrhem můžeme získat nestabilní filtr. Jejich fázová charakteristika není lineární,
ale vhodným rozmístěním nul a pólů se může dosáhnout kvazilinearity. Dvojice pólu,
situovaného v 𝑝𝑗 a nuly umístěné v 1/𝑝𝑗 se vyznačuje nulovým účinkem na výslednou
amplitudovou charakteristiku a lze tak použít ke korekci fázové charakteristiky. Je-li
k dispozici celý signál určený pro filtraci, je možné dosáhnout nulový fázový posun
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(zero-phase) díky druhé filtraci časově převráceného filtrovaného signálu. IIR filtry








kde 𝐿𝑖 resp. 𝐾𝑖 jsou systémové koeficienty v dopředných resp. zpětných vazbách a 𝑟
je počet zpoždění v nerekurzivní části a 𝑚 počet zpoždění v rekurzivní části, který
současně udává řád systému [13].
3.2 Korekční metody filtrace
3.2.1 Korekce artefaktu pomocí lineární kombinace referenč-
ních signálů
Tato metoda vychází z odhadu EOG signálu naměřeného pomocí referenčních elek-
trod umístěných kolem očí a jeho váhované subtrakci z naměřeného signálu na
skalpu. Elektrody jsou umístěny vertikálně a horizontálně, tak jak je znázorněno
na obrázku (3.1). Vychází se z rovnice (3.1), kde mozková aktivita 𝑠𝑛 je aditivně
zarušena EOG artefaktem 𝑣𝑛. Dalším předpokladem je že referenční EOG signál
je lineárně převeden do EEG signálu. Je tedy na místě vytvořit artefakt rušící sig-
nál 𝑠(𝑛) odečtením lineární kombinace referenčních signálů z EEG za pomocí vah




𝑤𝑖𝑣𝑖(𝑛) = 𝑠(𝑛) + (𝑣0(𝑛)−w𝑇v(𝑛)), (3.5)
















Odhad EOG artefaktu je tedy 𝑣0(𝑛) = w𝑇v(𝑛). Následuje výpočet vah w. Ten se
dá provést minimalizací střední kvadratické odchylky (MSE) 𝜀𝑤 mezi 𝑥(𝑛) a lineární
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Obr. 3.1: Pozice elektrod pro snímáni EOG signálu odpovídajícímu pohybu očí ho-
rizontálním (𝐹7 – 𝐹8) a vertikálním (𝐹𝑝2 – 𝐼2 a 𝐹𝑝1 – 𝐼1) směrem, (převzato z [1])
kombinací referenčních signálů s váhami 𝑤. Metoda je zobrazena pomocí blokového
diagramu na obrázku (3.2).
Nalezení vah 𝑤 je obvykle provedeno požádáním subjektu o provedení horizon-
tálního a vertikálního pohybu očí a také požádání o mrkání před samotným vy-
šetřením. Získaný vektor vah je poté aplikován v následující analýze. Hlavní obava
metody je zajištění aby se na referenčních EOG elektrodách nezískala také aktivita
z frontálního laloku mozku a tak nedošlo k její odstranění. Metoda neslouží nejen
k potlačování očních rušení, ale také k efektivnímu omezení EKG artefaktů [1].
Obr. 3.2: Korekce očních artefaktů pomocí lineární kombinace EOG signálů použi-
tím fixních vah 𝑤1, ..., 𝑤𝑀 , (převzato z [1])
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3.2.2 Adaptivní korekce artefaktu pomocí lineární kombi-
nace referenčních signálů
Odstraňování elektrookulografických artefaktů založených na fixním setu lineárních
vah je méně vhodné, když se interferenční EOG signál v čase mění. Pro vyřešení
této situace se předchozí metoda modifikuje. Odhad EOG artefaktu 𝑣0(𝑛) ve vztahu
(3.5) produkován pomocí w𝑇v(𝑛), je modifikován, aby vektor vah w byla funkce
času w(𝑛). Metoda je znázorněna na obrázku (3.3). Běžným postupem minimali-
zace 𝜀w(𝑛) je hledání optimálních hodnot použitím metody nejstrmějšího sestupu
– iterativní procedury pro nalezení extrémů nelineárních funkcí. Cílem metody je
aktualizace aktuálního odhadu vah w(𝑛) aditivní hodnotou, která posune další od-
had w(𝑛 + 1) blíže hledanému řešení. Korekce w(𝑛) je dosažena krokem ve směru
nejstrmějšího sestupu na ploše kvadratické chyby 𝜀w(𝑛). Tento směr je dán nega-
tivním chybovým gradientním vektorem, který je vektor parciálních derivací 𝜀w(𝑛)
podle vah 𝑤𝑖(𝑛). 𝜀𝑤(𝑛) je tady aktualizováno podle následujícího vztahu,
w(𝑛+ 1) = w(𝑛)− 12𝜇∇w𝜀w(𝑛), (3.8)
kde velikost kroku 𝜇 je hodnota positivního skaláru, která určuje rychlost adap-
tace. Veliké hodnoty 𝜇 konvergují k optimálnímu řešení rychleji za cenu hrubšího
konečného odhadu. Příliš veliká hodnota 𝜇 způsobí zacyklení algoritmu a k jeho
nestabilitě. Při zvolení malého 𝜇, algoritmus se přiblíží co nejblíže řešení za cenu
pomalejšího výpočtu [1].
Obr. 3.3: Korekce očních pomocí lineární kombinace EOG signálů použitím vah
𝑤1(𝑛), ..., 𝑤𝑀(𝑛) s adaptivní aktualizací, (převzato z [1])
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3.2.3 Korekce pomocí filtrovaných referenčních signálů
Motivací pro tuto skupinu filtrací je zjištění, že EOG potenciály vykazují chování
závislé na frekvenci, když se šíří přes tkáň k EEG elektrodám umístěným na skalpu
(zpětná propagace). Rovněž bylo zjištěno, že oční pohyby a mrkání se projevuje na
EEG elektrodách s jinými spektrálními vlastnostmi, než na referenčních EOG elek-
trodách. Lepších výsledků lze dosáhnout jestliže váhy 𝑤𝑖 ve vztahu (3.5) se zamění
přenosovou funkcí, v nejčastějším případě impulsní charakteristikou lineárního, ča-
sově invariantního filtru, který modeluje přenos EOG aktivity do měřeného EEG.
Takto vylepšený odhad EOG aktivity lépe zohledňuje jak prostorovou tak časovou
informaci [1].
Obr. 3.4: Korekce očních artefaktů pomocí odhadu 𝑀 EOG kanálů, impulsní cha-
rakteristiky každého filtru jsou značeny h𝑖, (převzato z [1])
3.2.4 Korekční systém AAA
Jestliže EOG kanál je kontaminován signálem pocházejícího z mozkové aktivity (do-
předná propagace), pak část takto propagovaného EEG je filtrací odečtena, protože
nalezené váhy w, či impulsní charakteristika h závisí na korelaci mezi kanály EEG
a EOG (𝑟). Odečtené jsou rovněž další složky společné pro oba kanály jako např.
stejnosměrné fluktuace napětí [14].
Aligned-artefact average (AAA) metoda se odlišuje od zmíněných korekčních
technik tím, že vektor vah w se vypočítává z průměrů EOG a EEG. Zprůměrováním
očních pohybů se převážná část dopředných propagací EEG do EOG eliminuje.
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K efektivní korekci je potřeba zprůměrovat minimálně 40 horizontálních pohybů
oka zleva doprava, 40 zprava doleva, 40 vertikálních pohybů shora dolů, 40 zdola
nahoru a 40 mrknutí. [15].
Obr. 3.5: Výsledky korekčního systému AAA pro vertikální pohyb očí z elektrody
𝐹𝑧, vlevo bez korekce, vpravo s korekcí, (převzato z [16])
Obr. 3.6: Výsledky korekčního systému AAA pro horizontální pohyb očí z elektrody
𝐹3, vlevo bez korekce, vpravo s korekcí, (převzato z [16])
3.3 Separační metody filtrace
Tento druh filtrací se zabývá rozdělením signálu na komponenty. Řešení je založeno
na subtrakci vln definovaných oční aktivitou. Vlny jsou vypočítány z naměřeného
EEG signálu společně s topografickými odhady propagace oční aktivity. Mezi nej-
známější patří brain electrical source analysis (BESA), principal component analysis
(PCA) a independent component analysis (ICA). [16], [17].
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4 FILTROVACÍ SYSTÉM
V této kapitole je chronologicky rozebráno pořízení a přechod signálu jednotlivými
etapami .filtrace. Jsou zde rozebrány jednotlivé zdrojové kódy navržené v prostředí
MATLAB 7.12.0 (R2011a) a uložené v tzv. m-filech, souborech s příponou .m.
4.1 Vstupní signál
Signály byly naměřeny v odstíněné místnosti 256-kanálovým EEG přístrojem GES
410 MR od firmy Electrical Geodesics, Inc. s vzorkovací frekvencí 1 kHz na 24 dob-
rovolnících ve věku 21 – 29 let. Dobrovolníci byli řádně poučeni o průběhu úlohy,
požádáno o uvolnění, maximální možnou minimalizaci pohybů a netnutí zubů. Před
samotným měřením jim byla odmaštěna pokožka roztokem chloridu sodného a dět-
ského šamponu, který zároveň sloužil jako médium pro snížení přechodového odporu,
který byl před jednotlivými měřeními snížen na hodnoty kolem 40 kΩ. Každému z
dobrovolníků byly přiděleny dva audiovizuální úkoly, první s délkou snímání zhruba
18 minut, druhý s délkou necelou 6 minut. Cílem druhého úkolu bylo pozorování
bodu, který se na plátně pohyboval různými směry v různých pozicích, poté pětkrát
text s výzvou k mrknutí. Tento set signálů je použit k testu filtrace.
Surová data jsou uložena ve formátu EGI. Než bylo možné s daty jakkoliv pra-
covat, musely se vhodně načíst. K tomu posloužily funkce z balíčku fileio-20140702-
uprEGI získanou od pracovníků CEITEC. Jedná se o modifikované verze kódu firmy
FieldTrip. Pomocí funkcí ft_read_header.m, ft_read_data.m a ft_read_event.m
byly načteny do prostředí MATLAB všechny parametry naměřených dat a to hla-
vičku obsahující mimojiné informace o vzorkovací frekvenci, počtu kanálů, počtu
vzorků, jednotky napětí apod., dále pak data obsahující samotné naměřené hod-
noty a značky, které určují v jakých časových okamžicích docházelo k jednotlivým
změnám během úlohy.
Po načtení dat do vývojového prostředí byl proveden převod na 10-20 systém
pomocí mapy čepice viz příloha B. Bylo tak získáno 19 EEG kanálů a 6 EOG kanálů
z toho 4 (Fp1, Fp2, F7 a F8 plní funkci jak EEG kanálu tak kanálu EOG). Ukázka
kanálu Fp1 je na obrázku 4.1. Jelikož takovýto signál vykazuje značnou odchylku od
izolinie a drift způsobený měnící se přechodovým odporem je vhodné data filtrovat
typem horní propust a potlačit tak stejnosměrnou složku a malé frekvence. To bylo
realizováno pomocí IIR filtru s frekvenční charakteristikou viz obrázek 4.2 podobnou
analogovému Butterworthově filtru druhého řádu. Mezní frekvence byla nastavena
na 0,1 Hz, což odpovídá hodnotě 200*10−6 normalizované frekvence. Fázová distorze
signálu byla znemožněna dvojitým filtrováním ve dvou směrech, od začátku do konce
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signálu a od konce na začátek funkcí filtfilt. Je tak zřejmé, že tohoto postupu nebude
možné docílit při aplikacích v reálném čase, jelikož je tato filtrace nekauzální. Filtr
typu FIR toto omezení nemá, protože má lineární fázovou charakteristiku a tak
nijak neposouvá fázi signálu, nicméně se nepodařilo implementovat takový, který by
dokázal mít přijatelnou amplitudovou frekvenční charakteristiku.
Obr. 4.1: Naměřený kanál Fp1
Obr. 4.2: Amplitudová frekvenční charakteristika HP filtru
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Obr. 4.3: Naměřený kanál Fp1 po zero-phase filtraci IIR filtrem typu horní propust
4.2 Popis algoritmu
Po takovémto předzpracovaní mohou data vstoupit do fáze samotného filtrování
nežádoucích rušení. Byly brány v potaz podmínky akvizice signálu a na základě
rešerše se jako nejvhodnější varianta nabízí kombinace adaptivní separační metody
a metody s lineárním filtrem, jejíž schéma je možno vidět na obrázku 4.4, vývojový
diagram algoritmu na obrázku 4.11 a filtrovaný signál na obrázku 4.5. Mimo této
metody byla rovněž realizovány metody popsány v kapitolách 3.2.1 a 3.2.2.
Obr. 4.4: Korekce očních artefaktů pomocí adaptivní impulsní charakteristiky, (čás-
tečně převzato z [1])
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Metoda funguje následující způsobem. Data z každého EOG kanálu jsou kon-
volována s impulsní charakteristikou lineárního filtru FIR a s každým následujícím
vzorkem je impulsní charakteristika upravována least mean square (LMS) algorit-
mem. Algoritmus je nastíněn v kapitole 3.2.2.
Vztah 3.8 je dále upraven dle
∇w𝜀(𝑛) = −2𝐸[𝑒(𝑛)v(𝑛)], (4.1)
kde chyba 𝑒(𝑛) je vyjádřena jako
𝑒(𝑛) = 𝑥(𝑛)−wT(𝑛)v(𝑛), (4.2)
Rovnice úpravy vah tak nabude následující podoby:
w(𝑛+ 1) = w(𝑛) + 𝜇𝐸[𝑒(𝑛)v(𝑛)], (4.3)
Očekávaná hodnota 𝐸[𝑒(𝑛)v(𝑛)] je neznámá, takže před aplikací je nutno vypočítat
její dostatečně přesný odhad. V LMS algoritmu je jednoduše tento odhad nahrazen
součinem okamžitých hodnot vzorků 𝑒(𝑛) a v(𝑛). Tímto je dán konečný vzorec podle,
kterého se váhy upravují:
w(𝑛+ 1) = w(𝑛) + 𝜇𝑒(𝑛)v(𝑛). (4.4)
Na začátku se váhy nastavují na hodnotu nula,
w(0) = 0, (4.5)
kde 0 představuje sloupcový vektor nul. Obdobně je nastavena impulsní charakteris-
tika lineárního filtru. Je možno vidět velkou změnu v dynamickém rozsahu signálu
[1].
Na začátku algoritmu jehož vývojový diagram je na obrázku 4.11 je kromě na-
měřených dat získat i řád filtru FIR udávající kolik hodnot se bude konvolovat s
referenčními signály EOG (výchozí hodnota je nastavena na 20). Rovněž je potřeba
určit koeficient rychlosti adaptace 𝜇 pro optimální rychlost algoritmu (výchozí hod-
nota je nastavena na 1, 6 * 10−7). Výstupem jsou impulsní charakteristika filtru pro
každý časový okamžik oddělen vzorkovací frekvencí, vyfiltrované EEG kanály a jim
odpovídající EOG rušení, které bylo odečteno. Podobně funguje i algoritmus jehož
vývojový diagram je na obrázku 4.12.
Následuje série grafů s demonstrací filtrace při různých pohybech očního bulbu
a mrknutích. Obrázek 4.9 poskytuje dostatečně dobrý detail k visuální interpretaci
úspěšnosti filtrace. Na obrázku 4.10 je vidět i zarušení signálem EMG, byl zachycen
při usilovném zavření očí.
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Obr. 4.5: Kanál Fp1 po filtraci HP a adaptivním FIR filtrem.
Obr. 4.6: Kanál Fp1 před a po filtraci: pohyb bulbu zhora dolů.
4.3 Test filtrace
4.3.1 Korelační analýza
Poskytuje informaci o podobnosti dvou signálů jako funkci relativního zpoždění.
Nabývá hodnot od -1 po +1, kdy 1 znamená absolutní shodu. Význam zkratek v
tabulkách 4.2 a 4.3 jsou vysvětleny v následující tabulce 4.1.
Pro tuto úlohu bylo použito úseku signálu Fp1 zobrazeného v obrázku 4.6 a
časově ekvivalentního ze zadní části hlavy O1.Z hodnot uvedených v tabulkách 4.2
a 4.3 lze vyčíst, že když se k signálu získaného kanálem EEG přičte filtrací nalezený
rušivý EOG signál a ten následně opět vyfiltruje, zvýší se korelace s EEG a sníží
s nalezeným EOG u obou testovaných metod filtrace. Kladná čísla ve sloupcích
označených jako R1-R3 a R4-R2 ukazují míru úspěšnosti filtrace. Čím kladnější,
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Obr. 4.7: Kanál Fp1 před a po filtraci: prudký pohyb bulbu zdola nahoru.
Obr. 4.8: Kanál Fp1 před a po filtraci: dvě mrknutí
Tab. 4.1: Vysvětlivky k tabulkám 4.2 a 4.3
R1 EOG získané filtrací korelované s EEG kanálem získaný měřením
R2 EEG získané filtrací korelované s EEG kanálem získaný měřením
R3 EOG získané filtrací korelované s filtrovanou kombinací EEG kanálem a EOG
R4 EEG získané filtrací korelované s filtrovanou kombinací EEG kanálem a EOG
tím lepší. Za zmínku také stojí, že teoreticky horší filtrace byla u dvou z těchto
parametrů lepší.
32
Obr. 4.9: Kanál Fp1 před a po filtraci: dvě mrknutí, detail
Obr. 4.10: Kanál Fp1 před a po filtraci: usilovné mrknutí. Je možno pozorovat rušení
EMG signálem.
Tab. 4.2: Hodnoty korelačních koeficientů pro kanál Fp1
R1 R2 R3 R4 R1-R3 R4-R2
FIR 0,9984 0,0534 -0,0025 1 1,0009 0,9466
Váhy 0,9988 -0,1244 -0,1730 1 1,1718 1,1244
4.3.2 Spektrální analýza Welchovou metodou
Spektrální analýza poskytuje informaci o frekvenčních složkách vyskytujících se v
signálu. Pomalé změny vyjadřují složky s nízkou frekvencí a naopak složky s vysokou
frekvencí představují rychlé změny v signálu. Signál EOG je v získaném souboru dat
převážně zastoupen pomalými pohyby očního bulbu, a tak by měla filtrace potlačit
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Tab. 4.3: Hodnoty korelačních koeficientů pro kanál O1
R1 R2 R3 R4 R1-R3 R4-R2
FIR 0,9270 0,3826 0,0083 1 0,9187 0,6174
Váhy 0,8652 0,4957 -0.0066 1 0,8718 0,5043
nízkofrekvenční složky. Problém spočívá v nestacionaritě naměřeného signálu, který
neobsahuje výrazné periodické komponenty. Signál EEG je obecně nestacionární, při
odhadu spektra se obyčejně doporučuje délka zhruba 1 sekunda. V případě delších
úseků může dojít k nepřesnostem v odhadu. Další možností je test stacionarity sig-
nálu a výběr úseků, které se jeví stacionárně. V tomto případě byla použitá statická
délka úseku 128 ms. Welchova metoda poskytuje odhad výkonových spekter, kdy
redukuje šum za cenu nižšího frekvenčního rozlišení.
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Obr. 4.11: Vývojový diagram funkce FIR_LSM
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Obr. 4.12: Vývojový diagram funkce vahy_LSM
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Obr. 4.13: Odhad výkonového spektra kanálu Fp1 Welchovou metodou před a po
filtraci.




V tomto textu jsou rozebrány základní principy problematiky elektroencefalografie.
Práci lze rozdělit na tři tématické části.
V prvním čísti je stručně rozebrána problematika vzniku, šíření a snímání bio-
elektrických signálů se zaměřením na nervovou soustavu. Nabyté znalosti jsou pod-
statné pro pochopení algoritmů a analýz účinných při zpracování dat. Jsou disku-
továny parametry zesilovače, jak vhodně snímat EEG signál a podstatné frekvenční
složky tohoto signálu.
Předmětem druhé části je popis nejrůznějších rušení a artefaktů komplikujících
analýzu dat a určení správné diagnózy.
Třetí část se zaměřuje na nejvíce rušící signál v nasnímaném EEG – EOG a na
realizaci nejvhodnějšího algoritmu vycházející z nabytých vědomostí z první a druhé
části. Byly vyhodnoceny dvě adaptivní metody založené na filtraci EOG kanálů
vhodnými vahami a FIR filtrem. Teoreticky horší typ filtrace byl u dvou parametrů
z osmi úspěšnější, než teoreticky lepší typ s FIR filtrem. To potvrdilo teoretické
znalosti získané pomocí rešerší, díky které bylo zjištěno, že žádná z uvedených metod
není zcela jednoznačně lepší, než druhá a v obrovské míře závisí na jednotlivých
setech nasnímaných dat. Práce by se dala rozšířit o další typy filtrace, zejména
separační a vhodně optimalizovat algoritmy použitých metod.
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Ag-AgCl elektroda Argentchloridová elektroda
AD Analog digital
SNR Poměr signál k šumu
CMRR Diskriminační činitel
FIR Finite Impulse Response – Konečná impulsní charakteristika
IIR Infinite Impulse Response – Nekonečná impulsní charakteristika
MSE Mean Square Error – Střední kvadratická odchylka
LMS Least Mean Square – Metoda nejmenších čtverců
AAA Aligned-artefact average
BESA Brain electrical source analysis
PCA Principal component analysis
ICA Independent component analysis
kHz Kilohertz
Vpp Voltage peak to peak – Napětí špička-špička
DC Direct Current – Stejnosměrné napětí
LiPo Lithium-ion polymer baterie
PSD Power spectrum density – hustota výkonového spektra
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A PŘÍLOHA 1
A.1 Parametry EEG přístroje
Tab. A.1: Parametry zesilovače EEG přístroje
Počet kanálů 32, 64, 128 nebo 256
Vzorkovací frekvence 8 kHz
Rozlišení AD převodníku 24
Šum 1,4 𝜇V𝑝𝑝
Dynamický rozsah ± 200 mV
Preciznost 0,024 𝜇V/bit
CMRR ≥ 90 dB
Anti-aliasingový filtr 4 kHz
Vstupní impedance ≥ 1.0 GΩ
Napájení 12 V DC, 1,5 A, LiPo
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B PŘÍLOHA 2
B.1 Mapa čepice pro EEG
Obr. B.1: Mapa 256-kanálové čepice HydroGel Geodesic Sensor Net pro EEG, (pře-
vzato od pracovníků CEITEC-u
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C PŘÍLOHA 3
C.1 Popis souborů aplikace
Tab. C.1: Popis souborů aplikace
Soubor Popis
FIR_LMS.m Funkce pro filtraci adaptivním FIR filtrem.
highpass1020.m Funkce pro převod dat na 10-20 systém a potlačení driftu izolinie.
main.m Hlavní skript. Slouží pro spuštění celé aplikace a volá ostatní funkce.
vahy_LMS.m Funkce pro filtraci adaptivním váhováním reg. signálů
vahy.m Funkce pro filtraci váhováním ref. signálů.
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